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ABSTRAKT 
Tato bakalářská práce je zaměřena na bezkontrastní techniky magnetické rezonance pro 
kvantitativní hodnocení prokrvení tkáně. Práce obsahuje popis základních funkčních 
principů magnetické rezonance a je zaměřena především na techniky Arterial Spin 
Labeling (ASL). Princip této metody spočívá ve využití protonů molekul vody 
v tepenné krvi jako nitrotělní kontrastní látky. Pomocí této metody je možné vytvořit 
mapu prokrvení libovolného orgánu bez použití invazivních technik a kontrastních 
látek. V této práci byla ke kvantifikaci prokrvení zvolena technika FAIR-RARE, jedna 
z technik z široké skupiny pulsního ASL. 
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ABSTRACT 
This bachelor paper is focused on the magnetic resonance perfusion imaging technic 
without the usage of an external contrast media. This paper contains a look at the basic 
functional principle of the magnetic resonance. The focus is then set set on the Arterial 
Spin Labeling (ASL) technic. The basic principle of ASL uses protons from the water 
mocelules in arterial blood as an endogenous contrast agent. This technic can be used 
for obtaining a perfusion map of any tissue without the usage of invasiont echnics or 
contrast agents. The quantification of perusion was done applying the FAIR-RARE 
scheme, which belongs to the large family pulsed ASL. 
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ÚVOD 
Tato práce pojednává o možnostech zkoumání prokrvení tkáně pomocí bezkontrastních 
technik magnetické rezonance se zaměřením na techniku Arterial Spin Labeling (ASL) 
a následně je provedeno experimentální měření a kvantifikace výsledků za pomoci 
FAIR-RARE techniky pulsního ASL. V první části je osvětlen základní princip 
magnetické rezonance a způsob rekonstrukce obrazu ze surových dat. Druhá část práce 
uvádí několik technik magnetické rezonance pro zkoumání prokrvení a zavádí 
anatomické základy pro porozumění problematice prokrvení. Třetí kapitola pojednává o 
ASL technice. Kapitoly 4 a 5 jsou zaměřeny na konkrétní podmínky měření na 
pracovišti Ústavu přístrojové techniky v Brně. Šestá kapitola probírá postupně konkrétní 
průběh měření, následnou kvantifikaci výsledků a jejich hodnocení. 
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1 FYZIKÁLNÍ PRINCIP MAGNETICKÉ 
REZONANCE 
V této kapitole je objasněn základní princip magnetické rezonance a způsob 
rekonstrukce obrazu ze surových dat. 
1.1 Objasnění fyzikálního základu na jednom protonu 
Princip magnetické rezonance je založen na jedné z kvantových vlastností 
elementárních částic, konkrétně spinu. Spin si lze představit jako rotaci nabité částice 
kolem své osy pod určitým úhlem, jde o vnitřní úhlový moment hybnosti částice. 
Protože náboj protonu je nenulový, tento pohyb indukuje magnetické pole – magnetický 
moment částice, který způsobuje, že se částice s nenulovým spinem chovají jako malé 
magnety. Jádra atomů jsou tvořena z protonů a neutronů, které jsou sami tvořeny ze tří 
kvarků o polovičním spinu. Po jejich vzájemném sečtení je výsledný spin nukleonů 
taktéž ½. Spiny nukleonů se v jádrech atomů uspořádávají po dvojicích protipólně a tak 
mají nenulový spin pouze atomy s lichým počtem nukleonů. Atom vodíku je tvořen 
pouze jedním protonem a zároveň je nejvíce zastoupeným atomem v těle. Z těchto 
důvodů se většina vyšetření magnetickou rezonancí zakládá na detekci atomů vodíku. 
[1,2] 
 Pokud bychom umístili atom vodíku do primárního magnetického pole, 
očekávali bychom, že se směr vektoru magnetizace sladí s primárním polem, jako 
magnetická střelka na kompasu pod vlivem zemského pole. Vnitřní úhlový moment 
hybnosti ale způsobí, že vektor magnetizace jádra není přesně rovnoběžný s vektorem 
magnetické indukce vnějšího pole. Jádro atomu a tedy i vektor magnetizace bude 
vytvářet precesní pohyb okolo směru magnetického pole (obr.1). [3] 
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Obr.1 – precesní pohyb a směr vektoru magnetizace jednoho protonu. Převzato z [3] 
 Frekvence precesního pohybu atomu se nazývá Larmorova frekvence. Je závislá 
na gyromagnetickém poměru jádra a vnějším magnetickém poli:  
  =  (1) 
 
ω je Larmorova frekvence, γ je gyromagnetický poměr jádra a B je vnější magnetické 
pole.[2,3] Vzhledem k závislosti na gyromagnetickém poměru jádra je Larmorova 
frekvence specifická pro každý atom. [2,3] 
1.2 Radiofrekvenční puls 
Radiofrekvenční (RF) puls je chvilkové působení rádiových vln. Radiofrekvenční puls 
je generován jednou z cívek magnetické rezonance a směr jeho šíření je kolmý na 
působení primárního magnetického pole, které je časově stálé, homogenní, o velikosti 
jednotek Tesla. Vlivem radiofrekvenčního pulsu vzniká další složka magnetického pole 
B1 ve vzorku, které je však výrazně menší intenzity nežli primární pole B0. Pokud bude 
frekvence radiofrekvenčního pulsu stejná jako Larmorova frekvence protonů, dosáhne 
se efektu rezonance, a jádro přijme energii RF pulsu, čímž se sklopí osa precesního 
pohybu. Pokud by frekvence impulsu neodpovídala Larmorově frekvenci, rozdíl sil polí 
by umožnil pouze velice slabé oscilování kolem směru B0. [2,3] 
 Intenzita radiofrekvenčních pulsů je proměnná. Silnější radiofrekvenční puls 
sklopí vektor magnetizace více, nežli puls slabší. Podle úhlu sklopení jsou rozlišovány 
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typy RF pulsů. Nejčastěji používané pulsy jsou 90° – překlopí magnetizaci z osy Z (osy 
rovnoběžné s B0) do osy XY, mluvíme o saturaci; a 180° – který otočí směr vektoru 
magnetizace o 180 stupňů, mluvíme o inverzi.[3] 
1.3 Relaxace - čas T1 
Pokud je aplikován RF puls na proton v magnetickém poli B0 a frekvence RF pulsu se 
shoduje s Larmorovou frekvencí protonu, směr vektoru magnetizace protonu bude 
vychýlen o určitý úhel, závislý na síle impulsu. Po odeznění RF pulsu se proton opět 
nachází pouze v magnetickém poli B0 a tak se směr jeho vektoru magnetizace opět 
začne stáčet k směru působení B0. Tento efekt se nazývá podélná relaxace. Důležité je, 
že doba potřebná ke kompletní relaxaci je ovlivněna působením okolních atomů. [3] 
 
 
Obr.2 - Excitace a podélná relaxace protonu. Úhel sklopení α závisí na síle RF pulsu. Převzato 
z [3] 
 V magnetickém poli B0 budou nabývat všechny atomy jednoho druhu, např. 
vodíku, stejné hodnoty Larmorovy frekvence a tak je možné je excitovat simultánně - 
stejným RF pulsem. Čas relaxace však bude vlivem různosti okolních atomů pro každou 
tkáň jiný a tak je možné záznamem tohoto časového údaje identifikovat typ tkáně. [2,3] 
 Ve spojitosti s touto podélnou relaxací se zavádí termín času T1. Při záznamu 
změny magnetického pole po odeznění RF pulsu lze pozorovat nárůst magnetizace v 
ose Z - ose rovnoběžné s B0. Vychýlené vektory magnetizace protonů se vrací zpět do 
výchozího stavu. Čas T1 odpovídá době potřebné k dosažení 63% původní magnetizace 
po působení 90° pulsu. [3] 
 
 5
 
Obr. 3 - čas průběhu podélné relaxace a znázornění času T1 
  = 	(1 − ) (2) 
Rovnice (2) popisuje chování podélné relaxace. M0 je původní magnetizace. 
Čas T1 je závislý také na síle primárního pole B0. Čím silnější pole je, tím déle trvá 
podélná relaxace atomu. [4] 
Vzhledem k vychýlení atomu z energeticky nižší hladiny (rovnoběžné na B0) do 
vyšší (určitý úhel vůči B0), přijal atom energii od RF pulsu. Během relaxace musí tedy 
atom přebytečnou energii opět vydat. Stává se tak formou tepla a je tedy proto potřebné 
zvážit dopad zahřátí tkáně při využívání magnetů nad 3 Tesla. [5] 
1.4 Objasnění základů v rámci celého těla 
Precesní pohyb protonů umožňuje zavedení dalšího parametru užitečného při zkoumání 
tkáně: času T2. Při uvažování o chování všech protonů dané tkáně zjistíme, že jsou-li 
vystaveny magnetickému poli, tak směr vektoru magnetizace všech protonů bude mít 
tendenci se srovnat se směrem magnetického pole, ale fáze jejich precesního pohybu 
budou rozdílné. Stejně tak, pokud by se při vlivu RF pulsu pouze překlopil směr vektorů 
magnetizace do jiné roviny, nastal by sice úbytek magnetizace v ose Z, ale žádný růst 
magnetizace v ose XY by nenastal, důsledkem vzájemného se odečtení magnetizací 
rozfázováním. Radiofrekvenční puls však vykonává ještě druhou roli, a to zfázování 
precese atomů. Po doznění RF pulsu všechny protony vykonávají precesní pohyb se 
stejnou fází a magnetizace v ose XY je pozorovatelná. Po doznění RF pulsu se vlivem 
interakcí atomů začnou precesní pohyby jednotlivých atomů ztrácet vzájemnou 
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synchronizací a tak se magnetizace v ose XY začne vytrácet. Doba, za kterou vektor 
magnetizace poklesne na 37% maximální hodnoty, se nazývá čas T2. Tato příčná neboli 
spin-spinová relaxace je také tkáňově specifická a není závislá na velikosti primárního 
magnetického pole. Obecně platí, že čas T1 >> T2.[4] 
 
 
Obr. 4 - čas průběhu příčné relaxace a znázornění času T2 
 = 	 ×  (3) 
 
Rovnice (3) popisuje chování příčné relaxace.[4] 
1.5 Gradienty 
Aby bylo možné zrekonstruovat obraz tkáně, je nutné zjistit odpověď na RF puls v 
každém bodě zkoumané oblasti. Podle výsledných časů T1 nebo T2 lze určit o jaký typ 
tkáně jde, přiřadit jí odstín šedi a následně ji vykreslit. Pro rekonstrukci scény je tedy 
nutné přesně určit souřadnice x, y a z místa, které je snímáno akviziční cívkou.[2,3] 
1.5.1 Zaměření v ose Z - výběr tomografické roviny. 
 Rovina Z je podélná k tělu pacienta a tedy rovnoběžná s rovinou primárního 
magnetického pole. Výběr řezu pacientem lze docílit pomocí magnetických gradientů, 
tedy působením nerovnoměrného sekundárního magnetického pole. Magnetické pole 
gradientní cívky v ose Z postupně roste a tak magnetické pole u hlavy pacienta bude 
silnější nežli u nohou. Vlivem zvětšení magnetického pole se také změní Larmorova 
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frekvence protonů. Protože RF puls je schopen vybudit pouze protony se stejnou 
Larmorovou frekvencí jako má puls sám, jsme takto schopni docílit excitace protonů 
pouze v jedné vrstvě.[2.3] 
 
 
Obr. 5 - Dopad působení gradientů na frekvenci precesního pohybu protonů 
 Gradient Gz je spuštěn zároveň s RF pulsem a společně slouží k vybuzení 
jednoho řezu tomografické roviny. Obdobné gradienty jsou umístěny i v ose X a Y, ale 
jejich užití se liší od toho osy Z.[2,3] 
1.5.2 Zaměření v ose Y 
 Po výběru roviny v ose Z je nyní potřebné rozlišit polohu snímaného bodu 
ležícího uvnitř této roviny. Jde o dvě na sebe kolmé roviny X a Y. Po odeznění RF 
pulsu se spustí na okamžik gradient v ose Y. Do této doby sfázované protony v 
závislosti na gradientu Gy změní frekvenci precesního pohybu a tak se vzájemně 
rozfázují. Gradient Gy se vypne, rychlost rotace bude opět pro všechny protony 
identická, ale rozdíl fáze zůstane. Fáze protonu umožní po rekonstrukci obrazu 
(Fourierovou transformací) určit z jaké "fázové vrstvy" proton pocházel a tak ho 
lokalizovat v ose Y.[2,3] 
1.5.3 Zaměření v ose X 
 Gradient osy X se zapíná až ve fázi sběru dat. Tento gradient umožní rozlišení 
mezi protony v ose X. [2,3] 
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1.6 Rekonstrukce obrazu 
Pomocí výše zmíněných gradientů jsme schopni prostorově rozlišit všechny tři směry. 
Opakováním těchto měření, kde jediná změna je síla Gy fáze při fázovém kódování, 
jsme schopni naplnit tzv. k-prostor. Protože je k-prostor tvořen v ose X - rozlišnou 
frekvencí gradientů a v ose Y - fázovým kódováním, odpovídá spektru obrazu. Po 
aplikování zpětné Fourierovy transformace (2DFT-1) na toto spektrum, získáme 
rekonstruovaný obraz scény. (Obr. 6) [2] 
 
 
Obr. 6 - Rekonstrukce obrazu ze surových dat. Levý obrázek je naplněný k-prostor daty z 
měření. Aplikováním zpětné Fourierovy transformace lze zrekonstruovat obraz na 
pravé straně. Převzato z [2] 
1.7 Základní budící sekvence 
Existuje řada různých budících sekvencí, které se liší v síle RF pulsu, času mezi 
opakováními RF pulsu, počtu použitých pulsů atd. Cíle pro použití různých sekvencí 
jsou převážně: 
 - Docílit změny kontrastu 
 - Zlepšit rozlišení 
 - Zredukovat artefakty 
 - Zredukovat čas měření 
 
 Když se zapůsobí na protony RF pulsem, jejich původní vektor magnetizace M0 
se odklopí od primárního magnetického pole B0 o určitý úhel a vytvoří tak příčnou 
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magnetizaci Mxy. Tato nově vytvořená transversální magnetizace provádí precesní 
pohyb okolo B0 a ve snímací cívce vytváří pozorovatelný signál FID s amplitudou 
proporcionální k Mxy. V čase tento signál exponenciálně slábne a po čase, několikrát 
delším nežli je čas T2, vymizí. Na druhou stranu podélná magnetizace Mz postupně 
narůstá až do chvíle dosažení původní magnetizace M0.[3] 
 Pokud by však následující RF puls (stejné síly) zapůsobil dříve nežli Mz dosáhne 
plné relaxace, magnetizace těchto nedorelaxovaných protonů bude menší a tak bude 
méně magnetizace překlopeno do příčné roviny. Mxy bude slabší a tak i detekovaný 
signál bude slabší. Opakováním RF pulsů s krátkým repetičním časem (TR) naměříme 
postupně různé průběhy FID signálu. Pokud by však RF signál byl 90°, množství 
provedené relaxace by bylo vždy stejné, neboť po každém RF pulsu je podélná 
magnetizace vždy vynulována (plně překlopena do osy Mxy). V tomto případě by byl 
signál generovaný po každém RF pulsu stejný. Takto ustálený signál se nazývá stálý 
signál.[3] 
 Ve většině MR měření se pracuje s fixními repetičními časy (TR) a tak se po 
několika RF pulsech docílí ustálení signálu. Typicky MR sekvence pracují se stálým 
signálem. Ve skutečnosti je zvykem prvních pár průběhů signálu vyřadit, aby se dále 
pracovalo jen s ustáleným signálem. V příkladu 90° RF pulsu je stálého signálu 
dosaženo po jednom RF pulsu, ale pro jiné intenzity RF pulsu je potřeba více 
opakování. M0 tedy odpovídá maximální možné měřitelné magnetizaci, ale v reálném 
experimentu se s ní málo kdy pracuje, protože TR by musel být několikrát větší nežli 
T1. 
Kvantitativní popis MR signálu vytvořeného v konkrétní tkáni, je závislý na těchto třech 
tkáňových parametrech: M0 - dáno hustotou protonů v tkáni, T1 a T2 tkáně.[3] 
 V následující části budou vysvětleny tři nejzákladnější typy budících sekvencí: 
Gradient Echo (GE), Spin Echo (SE) a Inversion Recovery (IR). 
1.7.1 GRADIENT ECHO 
Nejjednodušší pulzní sekvence je výše zmiňovaná FID sekvence. Opakování několika 
RF pulsů vytvoří magnetizaci Mxy a tak i měřitelný FID signál. Když se tato sekvence 
použije pro zobrazení, nazývá se GRE (Gradient Recalled Echo). Jednoduše řečeno 
závisí tato sekvence pouze na dvou parametrech, síle RF pulsu a TR. Následně v 
závislosti na TR, síle RF pulsu a T1 tkáně bude zrekonstruován konkrétní obraz. 
Charakteristika a kontrast tohoto obrazu je závislý právě na tom, jak je sekvence 
postavena.[3,4] 
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1.7.2 SPIN ECHO 
Při aplikaci druhého RF pulsu v konkrétním čase po aplikaci prvního dojde k 
významnému jevu, jenž umožnil vznik Spin Echo (SE) sekvencím. Po prvním RF pulsu 
dojde k vytvoření FID signálu, který však rychle mizí v důsledku krátkého času T2. 
Druhý RF puls je aplikován po uplynutí poloviční doby TE (Time Echo) a vytvoří tak 
novou odezvu signálu - Spin Echo. V momentu aplikování druhého RF pulsu již může 
být primární FID signál téměř nedetekovatelný a přitom stejně vyvolá silné echo. SE lze 
takto vyvolávat neomezeně, ale v důsledku T2 relaxace bude intenzita signálu klesat. 
Jev Spin Echa lze vyvolat jakkoli silným RF pulsem, ale většinou se používá 180°, 
jelikož vyvolá nejsilnější odpověď.[3,4] 
 
Obr.7 - Spin Echo pozorované v magnetickém homogenním poli. První 90° RF puls vyvolá FID 
signál. Následně opakováním 180° RF pulsu je vyvoláván Spin Echo signál.Převzato 
a lehce upraveno pro ilustraci popisované problematiky z [3] 
1.7.3 INVERSION RECOVERY 
Třetí skupina široce používaných sekvencí jsou Inversion Recovery (IR) sekvence. 
Sekvence začíná 180° pulsem a následně po určitém zpoždění (TI) je aplikována SE 
nebo GRE sekvence. Iniciální 180° RF puls se nazývá inverzní puls a lze jej chápat jako 
přípravný puls, který ovlivní podélnou magnetizaci ještě předtím než je spuštěna 
samotná zobrazovací sekvence SE nebo GRE. Efekt inverzního pulsu je překlopení 
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podélné magnetizace ze směru Z do směru -Z. Je užitečné zmínit, že toto překlopení 
ještě nevytvoří signál, neboť nevznikla žádná příčná magnetizace Mxy. Po doznění pulsu 
se začne podélná magnetizace opět navracet do původního stavu. Po určité době TI 
(Time Inversion) je aplikován 90° RF puls, který překlopí veškerou v tu chvíli existující 
podélnou magnetizaci do roviny XY. Výsledný signál tedy odpovídá stupni relaxace 
signálu po uplynutí času TI.[3,4] 
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2 BEZKONTRASTNÍ MRI PRO 
ZOBRAZENÍ PERFÚZE 
V této kapitole je uveden fyziologický základ perfúze a představeny různé přístupy 
detekce perfúze pomocí techniky bezkontrastní magnetické rezonance. 
2.1 Perfúze 
Perfúze, neboli prokrvení, je termín popisující transport živin tepennou krví až do 
kapilárek, kde jsou živiny předány cílovým tkáním. Přesné měření prokrvení může 
přinést klíčové diagnostické informace o patologiích v těle. Metody zkoumání prokrvení 
za pomocí magnetické rezonance se v posledních letech ukázaly velice užitečné, 
obzvláště využije-li se zároveň jiná technika magnetické rezonance - T1 a T2 vážené 
difúzní zobrazení.[5] 
 Struktura kapilárního systému se orgán od orgánu velice liší. Z tohoto důvodu je 
potřeba zavést objektivní měřítko hodnocení perfúze. Pro kvantifikaci prokrvení 
konkrétního orgánu se používá Volume Blood Flow - objemový průtok krve (v ml/min). 
Pokud tuto hodnotu porovnáme s celkovým srdečním výdejem, získáme relativní 
hodnotu prokrvení (v %). Z důvodů rozličných velikostí orgánů se nejčastěji využívá 
hodnota objemového průtoku krve vážená hmotností samotného orgánu (v 
ml/100g/min) - tzv. specifická hodnota prokrvení.[6,7] 
2.1.1 Možnosti zkoumání perfúze za pomocí kontrastních látek. 
Pro dosažení lepšího poměru signál šum a celkově lepšího rozlišení, či lepšího 
zvýraznění potřebných partií, se běžně ve všech zobrazovacích metodách používají 
kontrastní látky. U magnetické rezonance tomu není jinak. Kontrastní látky, nejčastěji 
na bázi gadolinia, zkracují relaxační časy okolní tkáně (krve) a tak usnadňují jejich 
detekci. Nevýhodou kontrastních látek převážně jsou: vyšší cena měření, možnost 
provádění měření pouze v době, kdy kontrastní látka účinkuje, případná alergická 
reakce pacienta a na ni vázaná nepraktická ověřování alergie, která omezují neprodlený 
výkon měření. Z těchto nevýhod plyne snaha o dosažení stejné kvality obrazu bez 
použití kontrastních látek.[6] 
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2.2 Techniky magnetické rezonance ke kvantifikaci 
perfúze 
Nejrozšířenější techniky ke zkoumání perfúze pomocí magnetické rezonance jsou IVIM 
(Intravoxel incoherent motion), BOLD (Blood Oxygen Level-Dependent imaging) a 
ASL (Arterial Spin Labeling). 
 Technika IVIM pracuje na úvaze, že prokrvení lze na voxelové úrovni 
považovat za inkoherentní pohyb, kvůli pseudonáhodné orientaci kapilárek. Měření 
vychází z techniky difúzního měření, tedy teplotně indukovaného Brownova pohybu. Se 
znalostí tzv. pseudo-difúzních koeficientů je možné dopočítat prokrvení tkáně.[6] 
 Technika BOLD  se převážně využívá pro funkční zobrazení centrální nervové 
soustavy. Vychází z rozdílného fyzikálního chování molekul hemoglobinu. Okysličený 
hemoglobin - oxyhemoglobin - prokazuje diamagnetické vlastnosti, tedy způsobuje 
zeslabení magnetického pole. Neokysličený hemoglobin - deoxyhemoglobin - prokazuje 
paramagnetické vlastnosti, tedy způsobuje zesílení magnetického pole. Pomocí 
magnetické rezonance lze tyto fluktuace pozorovat. Oblast zvýšené mozkové aktivity 
spotřebovává více kyslíku a tak je v těchto místech větší prokrvení a signál je silnější. Z 
těchto dat je následně zrekonstruována perfúzní mapa centrálního nervového 
systému.[6] 
 Technika ASL je zaměřena na protony molekul vody v tepenné krvi. Využívá je 
jako nitrotělní kontrastní látku. Radiofrekvenčně značené protony protékají tělem a 
magnetická rezonance zachycuje jejich signál. Pojednání ASL techniky je cílem této 
práce a tak bude rozebrána v následující samostatné kapitole.[2-8] 
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3 ASL - ARTERIAL SPIN LABELING 
Ve třetí kapitole jsou vysvětleny základní principy ASL techniky a následně jsou 
rozebrány 3 možné přístupy – kontinuální ASL, pulzní ASL a pseudo-kontinuální ASL 
3.1 Základní princip ASL technik 
Princip ASL techniky je velice jednoduchý. Protony molekul vody přítomné v krvi se 
v rovině, kde probíhá značení, excitují pomocí RF pulsu - většinou 180°, i když může 
být použit i jiný. Po určité době, která umožní magneticky označeným protonům 
doputovat krevním řečištěm až do kapilárek (akviziční roviny), se aplikuje pulzní 
sekvence, díky které se získá obraz z akviziční roviny. Následně se opakuje sekvence 
použitá k zobrazení akviziční roviny, ale tentokrát bez předchozího značení protonů v 
krvi. Po realizaci dvou výše uvedených snímků se provede substrakce obrazu. Statická 
tkáň se navzájem odečte, zatímco pohyblivá tkáň (krev) ne, jelikož v prvním měření 
nebyly protony krve v akviziční rovině plně relaxovány. Tímto odečtením získáme 
mapu krevního řečiště a intenzita obrazu je přímo úměrná k míře prokrvení daného 
bodu.[2,3] 
 
Obr. 8 - a) schematický diagram průběhu ASL techniky. b) průběh sběru dat při značené a 
neznačené části ASL techniky. Převzato z [2] 
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 ASL techniky se dále dělí do tří kategorií: CASL (continuous ASL) - protony 
molekul vody v krvi se neustále excitují na úrovni roviny, kde je provedeno značení a 
po ustálení magnetizace se snímá obraz v akviziční rovině; PASL (pulsed ASL) -
protony se označí pouze jednou a snímek scény je zhotoven až po uplynutí potřebného 
času pro přesun protonů do místa akvizice [2,3,5,6] a pCASL (pseudocontinuous ASL) - 
využívá nejzajímavější charakteristiky předešlých technik, aby bylo dosaženo lepšího 
rozlišení a tak kvalitnějšího obrazu.[9] 
 Obraz získaný substrakcí výše jmenovaných snímků však není závislý pouze na 
prokrvení samotném, ale také na jiných parametrech např. koeficient tkáňo-krevního 
poměru λ, čas T1 krve a statické tkáně, efektivita značení α a doba potřebná pro 
označené protony pro přesun do akviziční roviny tzv. doba průchodu. Aby byl vytvořen 
přesný model prokrvení tkáně, musíme počítat se všemi těmito parametry. Základní 
princip rekonstrukce obrazu prokrvení tkáně je uveden na obrázku 6. [2,3] 
 
Obr. 9 - model rekonstrukce obrazu prokrvení tkáně. 
Pro výpočet reálného prokrvení je potřeba zavést dva důležité časy – čas δt 
potřebný pro nejrychlejší označený proton k přesunutí do akviziční roviny a čas τ 
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potřebný pro úplné vymizení označených protonů od okamžiku jejich výskytu v 
akviziční rovině. Čas δt vzniká jako důsledek vzdálenosti mezi značící a akviziční 
rovinou. Čas τ vzniká z faktu, že množství označených protonů je vždy konečné.  
Obecný popis kinetického modelu pro ASL signál lze vyjádřit následovným 
konvolučním integrálem[5,6]:  
∆() = 2	  ()( − ) ( − )!"	   (4) 
ΔM(t) odpovídá výsledné magnetizaci po provedení substrakce značeného a 
neznačeného obrazu, M0a vyjadřuje klidovou magnetizaci v jednom voxelu tepenné 
krve, f odpovídá velikosti prokrvení, c(τ) vyjadřuje přítokovou funkci značených 
protonů, r(t-τ) popisuje odtékání značených spinů a m(t-τ) popisuje chování podélné 
relaxace. [5] 
V tomto modelu si lze vybrat typ přítokové funkce tepenné krve c(τ), což 
umožňuje flexibilitu při analýze jak PASL tak CASL techniky.  
Z výše uvedené rovnice lze pozorovat, že absolutní velikost rozdílu magnetizace 
ΔM(t) je přímo úměrná prokrvení f, ale je také závislá na řadě dalších parametrů. Na 
obrázku 10 jsou zobrazeny dva průběhy ΔM závislé na čase, snímané z dvou voxelů s 
identickým prokrvením, ale s různými časy δt. 
 
Obr. 10 - Výsledná závislost ΔM na čase pro dva voxely se stejným prokrvením (60 
ml/100g/min) a různými časy δt.  Ve voxelu s delším přítokovým časem (500 ms) je 
zaznamenán výsledný signál o 12% menší nežli ve voxelu s kratším přítokovým 
časem (200ms). Převzato z [5] 
Z obrázku 7 je patrné, že k přesné kvantifikaci prokrvení je potřeba pochopit 
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všechny komponenty rovnice obecného kinetického modelu a že při zanedbání některé z 
komponent může dojít k vážnému zkreslení výsledného prokrvení tkáně. [5] 
 Integrál rovnice (2) je možné analyticky vyřešit pokud se správně definují 
funkce  c(τ), r(t-τ) a m(t-τ). Řešení obecného popisu kinetického modelu pro ASL signál 
se nazývá standartní model a pro PASL má následující podobu [6]: 
c(t)  = 0  0 < t <δt 
 = #  δt< t <δt + τ 
 = 0  t >δt + τ       (5) 
r(t) =$%  
m(t) = & 
λjekoeficient tkáňo-krevního poměru-vyjadřuje poměr mezi rovnovážnými 
koncentracemi označených spinů v krvi a v okolní tkáni, α je efektivita značení. 
Řešení rovnice (2) s výše uvedenými funkcemi vede k následujícímu vyjádření rozdílu 
signálu[6]: 
ΔM(t) = 0     0 < t <δt 
ΔM(t) = 2αM0af(t-δt)&q(τ)   δt< t < δt + τ    (6) 
ΔM(t) = 2αM0afτ & q(τ)   t >δt + τ 
q(t) je korekční faktor kompenzující lehké odchylky v časech T1 krve a jeho velikost je 
ve většině případů téměř totožná s jedničkou[6]. 
Řešení standartního kinetického modelu pro CASL je obdobné, pouze se 
pozmění typ přítokové funkce tepenné krve c(τ), která bude pro CASL konstantní 
narozdíl od PASL techniky, která z důvodu pulzního značení je závislá na podélné 
relaxaci T1. Je potřeba mít tyto rovnice na paměti při vyhodnocování výsledné perfúzní 
mapy[5,6]. 
3.2 CASL - Kontinuální ASL 
CASL je historicky nejstarší ASL technika (rok vzniku: 1992). Její princip spočívá 
v kontinuálním invertování spinů protonů přitékajících do akviziční roviny pomocí 
adiabatické inverze. Tato technika adiabatické inverze byla původně realizována pro 
MR angiografické vyšetření. Adiabatická inverze je realizovaná pomocí 2-4 vteřin 
trvajícího RF pulsu a stálého aplikování magnetického gradientu ve směru toku krve. 
Společně vytváří inverzní rovinu. Rezonanční frekvence spinů pohybujících se protonů 
tepenné krve se bude v gradientním poli pozvolna měnit, což povede k jejich inverzi, 
zatímco nepohyblivá tkáň bude pouze saturovaná. Díky této odlišnosti je následně 
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možné po provedení druhého kontrolního obrazu (bez značení), provést substrakci 
obrazů a zvýraznit tak prokrvená místa, jelikož statická tkáň se na rozdíl od pohyblivé 
tkáně vyruší.[2,3] 
 Nevýhoda dlouho trvajícího RF pulsu je znehodnocení obrazu magneticky 
transferovými efekty (dále jen MT). MT efekty byly prve pozorovány doktorem Bobem 
Balabanem. Cílem jeho experimentu bylo pozorování lehkého zeslabení signálu 
saturovaných molekul močoviny ve vodním prostředí. Namísto lehkého zeslabení 
intenzity signálu však pozoroval výrazné zeslabení intenzity signálu. Toto zeslabení je 
dnes nazývané MT efekt. V případě ASL technik se MT efekty projevují při značených 
měřeních a způsobují zeslabení signálu. Jelikož je perfúzní mapa a kvantifikace 
prokrvení, prováděna po substrakci značeného a kontrolního měření, kde dojde k 
zeslabení signálu v prvním a absence tohoto zeslabení v druhém měření, vedou MT 
efekty ke zkreslení prokrvení a následnému chybnému vyhodnocení výsledků. [9] 
 Obecně existují dvě velké skupiny ASL technik. Symetrické a asymetrické ASL. 
Symetrie a asymetrie těchto metod spočívá v přístupu kompenzování MT efektů. Pro 
kompenzaci byly vytvořeny techniky, kde se i u kontrolního obrazu krev značí, ale 
tentokrát distálně od akviziční roviny. Značená krev se tedy do kontrolního obrazu za 
ideálních podmínek nedostane, ale MT efekty se projeví. Následně se MT efekty ve 
výsledných obrazech vykompenzují a tak se docílí obrazu spíše odpovídajícího realitě. 
Vzhledem k umístění rovin, kde probíhá značení, k akviziční rovině, nazýváme tyto 
techniky asymetrické. Symetrické techniky na druhou stranu kompenzují MT efekty 
současným proximálním a distálním značením vůči akviziční rovině. Symetrická 
povaha těchto experimentů automaticky kompenzuje MT efekty. [5,6] 
3.2.1  ASYMETRICKÉ CASL - DAI 
Technika DAI (Double Adiabatic Inversion) spočívá v dvojité adiabatické inverzi spinů 
během kontrolního měření. Značící měření probíhá výše zmíněným CASL způsobem, 
ale v kontrolním měření jsou spiny proximálně vůči akviziční rovině dvakrát 
invertovány. Spiny jsou poprvé invertovány při průchodu první invertující rovinou a 
následně navráceny do jejich původního stavu po průchodu druhou invertující rovinou. 
Ideálně by spiny přicházející do akviziční roviny měly být plně relaxovány a 
neovlivněny těmito dvěma adiabatickými inverzemi, ale MT efekty by měly být 
podobné těm ze značícího měření. [5,6] 
3.2.2  SYMETRICKÉ CASL - SPDI 
Technika SPDI (Simultaneous Proximal and Distal RF) aplikuje RF puls rovnoměrně z 
 19 
obou stran akviziční roviny, což vede k vykompenzování MT efektu, ale rovněž 
zdvojnásobuje vystavení tkáně RF pulsu, což u magnetů silnějších nežli 3T může vést k 
negativním dopadům na lidské tělo. [5,6] 
3.2.3 NEVÝHODY METODY CASL 
CASL techniky naráží na dva problémy: MT efekty, které mají výrazný dopad na 
výsledný obraz kvůli dlouhému působeni RF pulsu před akvizicí obrazu a ztráta 
magnetického značení spinů v důsledku dlouhého putování ze značící roviny do 
akviziční roviny. Tyto problémy jsou řešeny pulzní technikou ASL, kde je aplikován 
pouze krátký RF puls v naprosté blízkosti k akviziční rovině.[5] 
3.3 PASL - pulzní ASL 
Technika pulzní ASL je založena na označení skupiny protonů v široké vrstvě tepenné 
krve pomocí jednoho inverzního RF pulsu. Skupina označených protonů následně 
putuje do cílové tkáně, kde je následně snímána jejich magnetizace. Značené protony 
podléhají během jejich cesty podélné relaxaci a tak je signál časově závislý. Rodina 
PASL technik funguje vždy na tomto principu, ale liší se v přístupu realizace značených 
a kontrolních obrazů. V následující časti, budou rozebrány dva různé přístupy - 
Asymetrický PASL a symetrický PASL.[5,6] 
3.3.1 ASYMETRICKÉ PASL - EPISTAR 
EPISTAR (Echo Planar MR Imaging and Signal Targeting with Altertating 
Radiofrequency) je základní kámen všech asymetrických PASL technik. Koncept je 
velice podobný principu CASL schéma pulsní sekvence EPISTAR je na obrázku 11. 
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Obr. 11 - pulsní sekvence EPISTAR - část a) popisuje zisk značeného obrazu, část b) zisk 
kontrolního obrazu. Šedě značené plochy odpovídají vrstvám, na které je aplikován 
značící RF puls.Převzato z [2] 
Sekvence začíná 90° saturačním RF pulsem aplikovaným do míst akviziční roviny. 
Tento puls je aplikován, aby dodal protonům z míst, kde bude zkoumána perfúze, 
imunitu proti následujícímu značícímu RF pulsu a tak zabránil perturbaci protonů v 
akviziční rovině. Následně může být aplikován spoiler gradient pro rozfázování 
precesního pohybu protonů a poté jsou protony v značící rovině (tlusté až 10cm) 
označeny prostorově selektivním 180° inverzním RF pulsem. Po doznění RF pulsu je 
vsunuta dlouhá čekací doba (cca 1s), aby bylo umožněno invertovaným spinům 
dopravit se do akviziční roviny. Jelikož značená krev nese invertovanou magnetizaci, 
způsobuje redukci signálu. Výsledný signál je následně snímán pomocí SE-EPI nebo 
GRE-EPI zobrazovací sekvence. Kontrolní obraz probíhá stejně, pouze značená oblast 
je umístěna distálně vůči akviziční rovině pro potlačení MT efektů. Po odečtení obrazů 
se vyhodnotí perfúzní mapa. Z důvodu potřeby čekat na doputování značených protonů 
do akviziční roviny, je čas TI dlouhý (cca 1s) a z důvodu potřeby minimalizace saturace 
krve před další sekvencí je čas před počátkem dalšího cyklu TR cca 2s. Tyto dlouhé 
časy a nutnost zhotovení velikého množství snímků pro zprůměrování (cca 60) jsou 
potřeba zkrátit, aby bylo možné techniku využít v praxi. [2] 
3.3.2 SYMETRICKÉ PASL - FAIR 
FAIR (Flow-sensitive Alternating Inversion Recovery) patří do rodiny symetrických 
PASL technik. Značený obraz je vytvořen pomocí prostorově neselektivního inverzního 
RF pulsu, aplikovaného na širokou vrstvu pacienta, jak před, tak za značící rovinou. 
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Kontrolní obraz je zhotoven inverzním RF pulsem centrovaným na akviziční rovinu. 
Tyto dva RF pulsy jsou pečlivě vybrány tak, aby měly stejný dopad na statickou tkáň v 
akviziční rovině. Vtékající krev do akviziční roviny je v případě neselektivního RF 
pulsu invertována, zatímco u selektivního (centrovaného) pulsu je plně relaxována. Po 
substrakci obrazu se statická tkáň odečte, krevní řečiště ne. Základní pulsní sekvenci je 
možné vidět na obrázku 12.[3] 
 
Obr. 12 - pulzní sekvence FAIR - v části a) obrázku 9 je možné pozorovat absenci selektivního 
gradientu, který je přítomen v části b). Pomocí tohoto gradientu se docílí fokusace 
excitace pouze na akviziční rovinu d). Šedě značené plochy odpovídají vrstvám, na 
které je aplikován značící RF puls. Převzato a upraveno z [2] 
Na rozdíl od techniky EPISTAR, která značí pouze širokou oblast proximálně před 
akviziční rovinou, FAIR značí všechny protony v okolí akviziční roviny. Reálně je 
možnost tloušťky FAIR RF pulsu omezena velikostí cívky jenž puls vyvolává. Výhoda 
této sekvence mimo jiné spočívá ve faktu, že krev je označena v obou směrech a tak 
zachytíme i cévy, které vedou krev v protisměru.[2] 
Existuje řada modifikací FAIR techniky. Nejpoužívanější z nich jsou metody 
UNFAIR  a FAIRER.[5,6] 
3.4 pCASL – pseudokontinuálníASL 
Pseudokontinuální ASL technika je nejmladší z ASL technik v oboru a snaží se převzít 
to nejlepší z pulzního a kontinuálního přístupu. Abychom získali vysoký kontrast 
obrazu, je potřeba nechat spinům dostatečný čas, aby dopluli do oblasti zájmu. Rovněž 
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je potřeba zhotovit dva obrazy scény - kontrolní a značený. Z těchto důvodů jsou ASL 
techniky zatíženy špatným časovým rozlišením. Pro dosažení lepšího časového a 
zároveň kvalitního prostorového rozlišení byla vyvinuta pCASL technika. Časové 
prostorové rozlišení je zdokonalené použitím krátkého ASL pulsu spojeným s ultra-
rychlou zobrazovací sekvencí. Pomocí této techniky lze dosáhnout časového rozlišení 
až 100ms.[10] 
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4 VHODNÝ OBJEKT PRO MĚŘENÍ 
Před provedením měření, je vhodné vyzkoušet a nastavit přístroj tak, aby měření bylo 
co nejpřesnější a umožnilo nám pozorovat cíl, pro který měření provádíme. Problém s 
použitím živého tvora je, že každý živý objekt je jedinečný a tak nelze ověřit, že 
naměřené výsledky odpovídají realitě. Z těchto důvodů se pro kalibraci přístroje 
používají fantomy, jejichž parametry jsou pevně dány a tak podle nich lze přístroj 
správně nakalibrovat.  
Při výběru objektu pro měření jde o to simulovat co nejpřesněji živou tkáň. V 
případě měření perfúze je potřeba zajistit dva body: statickou tkáň a pohyblivou tkáň. 
Fantom byl vyroben na zakázku, aby se vešel do oblasti malých gradientů magnetické 
rezonance. Tekutina přichází do fantomu širokou trubičkou, ale ihned po vstupu do 
fantomu protéká tekutina kapilárami, které jsou polopropustné a tak může tekutina 
procházet přes membránu do sekundárního prostoru, který simuluje extravaskulární 
prostor. Vývod tekutiny je vyřešen obdobně přívodu, tekutina vytéká z kapilárek do 
sběrné trubičky. Kapilárky jsou umístěny v uzavřeném prostoru, který je možno napustit 
libovolnou tekutinou. Trubičky ve fantomu je potřeba mít dostatečně tenké, aby 
simulovaly kapiláry ve tkáni. Fantom je napojen na peristaltickou pumpu umístěnou v 
ovládací místnosti. Peristaltická pumpa simuluje srdeční výdej. Rychlost proudění lze 
nastavit na peristaltické pumpě libovolně, ale je potřeba dát pozor, aby tlak vody 
vzniklý mezi fantomem a přívodovou trubičkou nepřekročil prahovou hranici, po které 
by se hadička z fantomu uvolnila a zaplavila by tak magnetickou rezonanci tekutinou. 
Tělo fantomu lze vidět na obrázku 13. 
 
Obr. 13 - fantom pro měření prokrvení ASL technikou magnetické rezonance 
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5 SEZNÁMENÍ S OVLÁDÁNÍM 
EXPERIMENTÁLNÍHO 9.4T NMR 
PŘÍSTROJE NA ÚSTAVU PŘÍSTROJOVÉ 
TECHNIKY AV ČR 
Během provádění rešerše byla potřeba se seznámit se samotnou magnetickou rezonancí 
a jejím softwarem. Zaškolení proběhlo na půdě Ústavu přístrojové techniky v Brně na 
magnetické rezonanci (obrázek 14.) firmy Bruker BioSpin o síle 9.4 Tesla. [11] 
Magnetická rezonance obsahuje systém stínění magnetického pole pro snadnější 
manipulaci v blízkosti skeneru. Hned ze začátku byly objasněny bezpečnostní 
podmínky, které jsme respektovali po dobu pobytu na pracovišti.  
Gradienty magnetické rezonance se spouští v technické místnosti a je potřeba je 
před měřením manuálně zapnout.  
Po zasunutí objektu měření do středu cívky magnetické rezonance se obvykle 
pouští první pilotní měření v ovládacím softwaru, který provede obyčejnou sekvenci 
sloužící pouze k ověření správného umístění objektu v prostoru magnetické rezonance. 
Obraz je velice nízké kvality, protože sekvence je rychlá, není specificky vybrána pro 
typ objektu měření a také proto, že po zasunutí objektu měření do magnetického pole 
jsme narušili jeho homogenitu. Homogenita se znovu navodí pomocí externích 
kalibračních cívek - tzv. ladění cívek. Kalibraci jsme se naučili provádět samostatně a 
tak jsme nyní schopni magnetickou rezonanci připravit k měření.  
Naučili jsme se ovládat software magnetické rezonance, volit budící sekvence, 
vybrat roviny řezu a nastavovat a měnit různé parametry měření. Software magnetické 
rezonance BrukerBioSpin na Ústavu přístrojové techniky v Brně obsahuje pouze jednu 
budící sekvenci pro ASL měření a to pulzní FAIR. Budoucí bakalářská práce bude 
zaměřena na zpracování dat získaných z techniky FAIR a její optimalizace.  
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Obr. 14 - Magnetická rezonance firmy Bruker BioSpin. Převzato z [11]
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6 PRAKTICKÁ ČÁST 
Cílem této práce je realizovat perfúzní měření fantomu za různých rychlostí proudění 
tekutiny pomocí ASL-FAIR techniky a vyhodnotit výstupy měření. Aby bylo možné 
optimalizovat akvizici, je nejdříve potřeba pochopit výstupní data magnetické 
rezonance a napsat program, který bude schopný je zpracovat. 
6.1 Výstupní data magnetické rezonance 
Po dokončení měření magnetickou rezonancí jsou veškerá data uložena do složky 
odpovídajícího měření. Nachází se v nich informace o pacientovi, o parametrech měření 
a naměřená data. Pro pozdější zpracování dat jsou tyto soubory klíčové. Způsob 
ukládání dat na disk a cesta k datům je pevně daná softwarem Paravision: 
<DiskUnit>/data/<user>/<type>/<name>/<expno>/pdata/<procno>[11]<DiskUnit>/ 
odpovídá kořenovému disku pro MRI záznamy. Složka data v sobě obsahuje řadu 
souborů, které popisují experiment. <user> je většinou ID pracovníka, který měření řídí, 
<type>/<name>/<expno>/ popisuje typ experimentu. Ve složce pdata jsou uloženy 
jednotlivé části (obrazy) celého měření. V následující části je uveden přehled 
jednotlivých souborů: 
Soubory popisující experiment jako celek[11]: 
Tabulka 1 – Přehled výstupních souborů pro celé měření 
Soubor Typ dat Obsah 
Subject parametr Obsahuje veškerá data o objektu pozorování 
(např. pacientovi). 
AdjStatePerStudy parametr Informace o minulém měření a jeho 
hodnocení - zda-li proběhlo úspěšně/ 
neúspěšně; korekce, které bylo potřeba 
provést atd. Neobsahuje informace o 
současném měření. 
acqp parametr Jde o textový soubor, který popisuje základní 
úroveň způsobu akvizice měření. Následně 
jsou z těchto parametrů odvozeny parametry 
souboru method. 
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AdjStatePerScan parametr Informace o minulém zobrazení - úspěšné/ 
neúspěšné; korekce které bylo potřeba provést 
atd. Neobsahuje informace o současném 
zobrazení 
fid surová data: Jde o surová data získaná z akviziční cívky 
magnetické rezonance. Vzhledem k tomu, že 
magnetická rezonance je schopná přímo 
zrekonstruovat z těchto dat obraz, není tato 
položka vždy využita a je možné změnit 
nastavení tak, aby se tato surová data 
neukládala. 
Method parametr Obsahuje parametry PVM, které byly použity 
pro akvizici tohoto měření. 
pulseprogram zdrojový kód Obsahuje parametry PVM, které byly použity 
pro akvizici tohoto měření. 
spnamN parametr Popisuje tvar pulsní sekvence pro tuto 
akvizici. 
Soubory pro jednotlivý scan[11]: 
Tabulka 2 – Přehled výstupních souborů pro jednotlivé části měření 
Soubor Typ dat Obsah 
2dseq zrekonstruovaná 
data: 
V tomto souboru jsou uložena 
zrekonstruovaná data jednoho scanu. Jde o 
binární soubor, který bez jakékoli hlavičky 
popisuje pixel po pixelu, řádek po řádku 
primární parametr měření. 
ID parametr Jde o unikátní identifikátor měření. 
d3proc parametr Popisuje data uložená v binárním 2dseq 
souboru. 
meta parametr V tomto souboru je informace o tom, zdali jde 
o data z měření Paravision nebo TopSpin. 
procs parametr doplňující parametry pro TopSpin měření 
(např. maximální a minimální hodnoty 
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měření) 
reco parametr obsahuje výstupní a vstupní parametry 
potřebné pro rekonstrukci obrazu. 
visu_pars parametr Parametry pro postprocessing a zobrazení. 
 
roi parametr informace o ROIi tohoto měření. 
Z výše uvedeného seznamu je vidět, že při psaní programu, který by měl být 
schopný data z magnetické rezonance zpracovat, je potřeba rozumět parametrům v 
souborech a být schopný vyčíst potřebné informace pro rekonstrukci obrazu. 
Dva soubory obsahují naměřená data: fid a 2dseq[11]. Soubor fid osahuje surová 
data - tedy nezrekonstruovaná. Vzhledem k tomu, že samotná magnetická rezonance 
provádí rekonstrukci dat, není tento soubor vždy užitečný. V určitých měřeních dokonce 
tento soubor nebývá uložen. Soubor 2dseq obsahuje již zrekonstruovaná data.[11] Jedná 
se o binární soubor, který bez jakékoli hlavičky obsahuje zrekonstruovaná data intenzity 
magnetizace, pixel po pixelu, řádek po řádku. Jedním z cílů této práce je načíst tato data 
doMatlabu, kde budou dále analyzována. 
Binární soubor je takový, který obsahuje informace zakódované v binární soustavě 
- tedy řetězec jedniček a nul. Pro zpracování takového souboru je potřeba zjistit, jakým 
způsobem jsou data ukládána a jaký je jejich formát. Obvyklé formáty dat jsou uint8, 
uint16 a uint32 případně int8, int16 a int32. Tato informace popisuje kolik bitů v paměti 
je přiřazeno na kódování jednoho čísla. Pro FAIR-ASL data bývá obvyklý formát 
32BIT_SGN_INT[11], tedy formát odpovídající int32. Přeloží-li se int32 do desítkové 
soustavy, budou čísla nabývat hodnot mezi ± 232/2 = ± 2147483648.  
Druhá potřebná informace je, v jakém pořadí jsou bajty ukládány, takzvaná 
endianita (pořadí bajtů) [14]. Pokud je dané informaci přidělen v paměti více než jeden 
bajt, existuje více možností v jakém pořadí informaci uložit.[14] Pro ASL data 
magnetické rezonance jsou důležité především tyto dva způsoby: Little-endian a Big-
endian.[11] 
Little-endian ukládá v paměti na prvním místě nejméně významný bajt - tedy bajt, 
který má nejmenší hodnotu v binárním vyjádření čísla. V případě 4 bajtů (odpovídá 
32BIT_SGN_INT) bude nejméně důležitý bajt ten, který kóduje prvních 8 bitů (těch 
popisujících ± 28/2 = ± 256).[14] 
Big-endian opačně od Little-endianu ukládá v paměti na prvním místě nejvíce 
významný bajt.[14] 
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Má-li načtení dat z binárního souboru proběhnout správně je potřeba zjistit 
endianitu a formát dat. Tyto informace jsou ukryty v souboru reco. Tento soubor 
popisuje způsob rekonstrukce a typ vstupních a výstupních dat.[11] 
Po vyčtení těchto informací ze souboru reco, bylo provedeno načtení dat 
v programu Matlab. Přes veškeré snažení se data nepodařilo načíst správně. Vzhledem k 
množství různých souborů, které popisují akvizici a rekonstrukcije pravděpodobné, že 
binární 2dseq soubor má specifické kódování. Vzhledem k tomu, že výrobci 
magnetických rezonancí chtějí, aby výzkumné střediska využívali jejich placený 
software, nejsou v manuálu žádné informace, které by blíže popisovaly výstupní 
soubory a jejich formáty. Informace v manuálu magnetické rezonance tedy nebyly 
dostatečné k sestavení programu pro načtení dat přímo z 2dseq souboru.  
Vzhledem k tomu, že ÚPT vlastní magnetickou rezonanci a veškerý software k ní 
vázaný, byla možnost nahlédnout do zdrojového kódu softwaru firmy Brukers.r.o, 
psaný v jazyku Matlab a pokusit se ze zdrojového kódu zjistit více informací o způsobu 
načítání. Po zkoumání odlišných oddílů programu se podařilo objevit proměnnou s daty, 
která se načítala z 2dseq souboru. Problém je, že daný data soubor je šestidimenzionální 
matice a bez jakéhokoli popisu se nepodařilo odhalit význam všech parametrů. Toto 
zjištění utvrdilo přesvědčení, že pouhá znalost formátu a typu kódování není dostatečná 
k načtení obrazu z 2dseq souboru. 
Existuje makro magnetické rezonance, které po jeho použití exportuje označený, 
již zrekonstruovaný obraz do textového formátu csv, využívá funkce 
convert_2dseq2csv.[11] Makro se pouští až po provedení měření tak, že se označí 
zrekonstruovaný obraz, který chce laborant převést do formátu csv. Csv odpovídá 
"Comma-separated values" - hodnoty v souboru jsou v jednotlivých řádcích odděleny 
středníkem. Pro načtení takových dat je možno s výhodou využít funkci 
MATLABuxlsread, která tato data načte do proměnné 2D matice přesně tak, jak jsou 
v souboru.csv. Tato matice v každém bodě souřadnic XY představuje měřenou 
magnetizaci pro odpovídající pixel. Takto získaná data jsou vstupem do vytvořeného 
programu, který data zobrazí a vyhodnotí. 
6.2 Konkrétní výstupy z ASL měření 
Výstupy z magnetické rezonance při měření FAIR-RAREse dají rozdělit dotří kategorií. 
Data magnetizace pro různé časy TI (nastavené obsluhou magnetické rezonance) pro 
selektivní a neselektivní měření, výsledné T1 vážené obrazy pro selektivní a 
neselektivní měření a výsledná perfúzní mapa. 
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6.2.1 Data magnetizace pro různé časy TI 
Měření začíná invertujícím RF pulsem aplikovaným v celém objemu cívky na okolí 
akviziční roviny v případě neselektivního měření, a nebo pouze na oblast akviziční 
roviny v případě selektivního měření. Při nastavení měření má obsluha možnost zvolit 
časy TI, během kterých bude prováděna akvizice dat.[2,3,11] Cílem je sledovat 
magnetizaci v akviziční rovině v různých časech po odeznění invertujícího pulsu. 
Znázornění průběhu akvizice času TI lze pozorovat na obrázku 15.[16] 
 
Obr 15 – akvizice dat v různých časech TI - převzato z [22] 
Výstupní data budou tedy záznamy magnetizace pro různé časy TI, jejichž počet je 
závislý na počtu nastavených TI časů v pulsní sekvenci. Pro 5 TI časů bude výstup 
měření 5 neselektivních záznamů a 5 selektivních. Tyto záznamy slouží k vytvoření 
jednoho T1 váženého obrazu pro selektivní a pro neselektivní měření, s kterými se 
následně provede substrakce a získá se perfúzní mapa.[12, 16] 
Vzhledem k tomu, že výpočet T1 mapy se zakládá na exponenciálním nárůstu 
podélné relaxace, je zde znovu uveden její přesný matematický popis: 
 = 	(1 − ) (7) 
Výpočet finální T1 mapy vychází z předpokladu neznalosti chování kapaliny (tedy T1 
není známo). Je tedy potřeba T1 časy zjistit jednotlivě pro každý pixel obrazu. 
Myšlenka této metody je, že při zkoumání jednoho pixelu obrazu v různých časech TI, 
není pro popis času T1 tohoto pixelu důležitá konkrétní intenzita magnetizace v jednom 
pixelu, ale její vývoj (rychlost úbytku, tedy relaxace) postupně ve všech TI časech pro 
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daný pixel. [2] Proloží-li se hodnoty magnetizace exponenciálou rovnice (7) zjistí se, 
které parametry exponenciály odpovídají danému průběhu, a tak je možné dopočítat 
hodnoty T1 pro zkoumaný pixel. Následně se znalostí T1 všech pixelů je možné sestavit 
T1 vážený obraz. Vzhledem k tomu, že akvizice dat probíhá v čase, je potřeba zajistit 
časovou stálost akviziční roviny. Kdyby se do zkoumaného pixelu během nějakého času 
akvizice dostaly bublinky vzduchu, byla by magnetizace tohoto pixelu v onom čase 
zkreslená a tak by čas T1 byl také ovlivněn. [2] 
6.2.2 T1 vážené selektivní a neselektivní obrazy 
Druhý typ dat, která jsou výstupem ASL měření, jsou přímo T1 vážené selektivní a 
neselektivní obrazy. Tyto obrazy jsou získány přes další makro magnetické rezonance, 
které automaticky zrekonstruuje T1 vážené obrazy z jednotlivých dat různých TI 
časů.[11] Následně má laborant možnost vybrat si oblast zájmu v rekonstruovaném 
obrazu a vyříznout ji. Výsledný obraz tedy představuje pouze oblast zájmu vybranou 
v makru. Laborant má tedy na výběr, zda-li využije tato zpracovaná data nebo jestli 
konstrukci T1 vážených obrazů vykoná sám. Z pravidla bývá lepší vycházet z 
původních dat a nikoli z dat upravených magnetickou rezonancí, neboť správnou 
postupnou analýzou dat je možné odhalit časy TI, které mají nejlepší poměr signál šum 
a tak je možné obraz zrekonstruovat s vyšším rozlišením.[12] 
Vzhledem k dříve uvedené problematice s načítáním dat ze souboru 2dseq bylo pro 
tuto práci nutné použít makro convert_2dseq2csv[11], které se sebou nese některé 
nevýhody, po jejichž analýze bylo rozhodnuto využít data selektivního a neselektivního 
T1 váženého obrazu přímo vystupující z magnetické rezonance jakožto vstup do 
vytvořeného programu analýzy perfúzní mapy. 
6.2.3 Perúzní mapa 
Posledním výstupem magnetické rezonance po použití Bruker ASL makra při ASL 
měření jsou přímo data perfúzní mapy. Vzhledem k tomu, že pro výpočet šumu a 
efektivity značení musí vytvořený program vycházet z dat selektivního a neselektivního 
T1 váženého obrazu, není perfúzní mapa zpracována v programu ParaVision 5.1 pro 
tyto účely užitečná. 
6.3 Kvantifikace perfúze 
Pokud by byly dobře známy všechny parametry zvoleného modelu kvantifikace, bylo 
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by v  principu možné kvantifikaci perfúze provést při měření s jediným časem 
TI.[12][17] Výstupní data by tak obsahovala pouze jeden selektivní a neselektivní 
snímek. Při použití jen jednoho času TI bude však odhad perfúze nepřesný z důvodu 
nepřesnosti hodnot parametrů (ve většině měření se jedná zejména o čas přítoku 
označených protonů do akviziční roviny nebo časy T1). Z těchto důvodů se finální 
selektivní T1 a neselektivní T1 obrazy vytváří z více TI časů. Při přidávání TI časů se 
však zvyšuje doba trvání měření, a tak je potřeba najít vhodnou rovnováhu mezi 
rychlostí a přesností techniky [12].  
Je důležité si uvědomit, že obraz perfúzní mapy získaný substrakcí selektivní a 
neselektivní T1 mapy nepředstavuje přímo perfúzi tkáně, ale pouze rozdíl magnetizace 
těchto obrazů.[2] Tento rozdíl magnetizace je proporcionální k perfúzi tkáně a je 
potřeba jej na perfúzi přepočítat. Obecně u jiných ASL technik je mezi akviziční 
vrstvou a značící vrstvou mezera, a tak lze v akviziční vrstvě pozorovat postupný nárůst 
magnetizace (od momentu kdy „nejrychlejší“ označené protony dopluly do akviziční 
roviny) a následující pokles magnetizace (více značených protonů opouští vrstvu než 
jich připlouvá) až po okamžik, kdy poslední protony opouštějí akviziční rovinu.[2,3,6]. 
Pokud je čas od označení vrstvy po čas odplutí posledního protonu z akviziční vrstvy 
menší než T1 čas zkoumané tekutiny pak, vykompenzuje-li se v každém snímku ztráta 
magnetizace v závislosti na T1 relaxaci, je možné spočítat objem protonů, které za 
měřený čas propluly zkoumanou vrstvou, a tak zjistit perfúzi tkáně. [5,6] 
Pro FAIR techniku ASL je přepočet na perfúzi problematický z důvodu, že 
měření v sobě nenese žádný údaj o rychlosti proudění nebo o objemu protečeném za 
čas. Vzhledem k tomu, že je neselektivně označená široká vrstva organizmu a není 
žádná mezera mezi akviziční rovinou a rovinou značení, nepozoruje se v akviziční 
rovině postupný nárůst protonů.[6] Data z času TI-1 obsahují nesilnější intenzitu 
signálu, jelikož čas TI-1 odpovídá ve FAIR technice situaci, kdy jsou již v akviziční 
rovině jen označené protony (pro jednoduchost je zde vynechána efektivita značení) a 
pokles signálu tedy neodpovídá postupnému přítoku/odtoku označených protonů, ale 
přímo T1 relaxaci označených protonů. Nelze tedy příliš dobře rozlišit, zdali jsou 
protony v akviziční rovině pořád ty stejné (stagnují) nebo jestli odplouvají určitou 
rychlostí. Z důvodu tohoto nedostatku byla FAIR technika po jejím objevení rychle 
zdokonalována. 
 Vzhledem k výše uvedeným problémům je potřeba pohyb protonů aproximovat 
pomocí matematického modelu [12,17]. V této práci byl použit model F. Kobera[8]: 
  = λ(1)*+.(1-. /
1(1*+. −
1(1)*+.0 (8) 
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λ je koeficient tkáňo-krevního poměru, T1nesel. a T1sel. odpovídají hodnotám v T1 
vážených mapách, T1krvepředstavuje relaxační čas krve. 
6.4 Příprava měření 
Při měření magnetickou rezonancí je nejprve potřeba vhodně umístit objekt měření do 
objemu cívky a následně nastavit řezy objektem, které budou pozorovány. Po zasunutí 
objektu měření do magnetické rezonance se proto spustí první pilotní měření, které 
slouží k lokalizaci objektu v prostoru (obrázek 16). [11] 
 
Obr. 16 - Pilotní měření, v pořadí: rovina koronární, rovina sagitální a rovina transversální. 
Na obrázku 16 lze pozorovat řadu nehomogenit v obrazech řezů. Tyto 
nehomogenity jsou způsobené nenaladěním gradientních cívek. Po pilotním měření bylo 
korigováno umístění objektu v magnetické rezonanci, naladěny gradientní cívky a 
určena geometrie měření. Obrázek 17 představuje umístění fantomu v magnetické 
rezonanci, které  bylo použito pro ASL měření. Vzhledem k tomu, že sagitální rovina 
není pro toto měření důležitá, byla opomenuta. 
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Obr. 17 - Zobrazení fantomu, vlevo rovina koronální, vpravo rovina transversální. 
Cílem experimentu bylo zkoumat perfúzi v oblasti kapilár fantomu. Z tohoto 
důvodu byla vždy jako oblast zájmu při použití Bruker ASL makra vybrána pouze tato 
oblast. Pro lepší přehlednost je oblast zájmu kapilár a napojení přítokových a 
odtokových hadiček znázorněna na obrázku 18. 
 
Obr. 18 - Oblast zájmu kapilár a napojení fantomu 
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6.5 ASL měření 
Fantom byl umístěn a fixován v nádobě s vodou. Na jeho vstup a výstup byly napojeny 
gumové hadičky, které vedly do zásobníku s vodou. Jeden z konců hadičky byl napojen 
na peristaltickou pumpu, která umožňuje nastavení rychlosti proudění kapaliny. Měření 
bylo provedeno pro rychlosti proudění 100ml/min, 150ml/min, 200ml/min.  
 Pro měření technikou FAIR-RARE umožňuje magnetická rezonance dva 
způsoby akvizice dat: Interleaved a Interleaved 2. Rozdíl mezi těmito metodami spočívá 
v tom, že Interleaved 2 měří data střídavě v selektivích a neselektivních TI časech, 
zatímco Interleaved nejdříve změří všechny časy TI pro selektivní měření a následně 
všechny časy pro měření neselektivní. [11] 
 Měření bylo provedeno s 22 TI časy, které byly rozvrženy lineárně tak, aby 
pokryly celou dobu T1 relaxace protonů:  
30ms, 100ms, 200ms, 300ms,400ms, 500ms, 600ms, 700ms, 800ms, 900ms, 1000ms, 
1100ms, 1200ms, 1300ms, 1400ms, 1500ms, 1600ms, 1700ms, 1800ms, 1900ms, 
2100ms, 2300ms. 
Repetiční čas (TR) byl nastaven na 10 000ms tak, aby byla jistota, že všechny 
spiny relaxovaly. Time Echo (TE) byl nastaven na 5.111ms. 
Měření pro 22 TI časů trvá 13 minut a představuje tak dobrý poměr mezi počtem 
TI časů (umožňující přesnější stanovení parametrů měření) a dobou trvání experimentu. 
Po dosazení konkrétních hodnot, které byly vyčteny z makra magnetické rezonance, 
vypadá vzorec výpočtu perfúze T1 selektivní a neselektivní mapy následovně[11]: 
 = 4980(1)*+.2400 / 1(1*+. −
1(1)*+.0 (9) 
Efektivitu značení spinů během neselektivního zobrazení lze dopočítat dle 
vzorečku 10.[15] 
#5%7 = 89*+-:.)í −89)*+-:.)í89*+-:.)í ∗ 100 (10) 
SIselektivní představuje průměrnou hodnotu intenzity signálu selektivního T1 váženého 
obrazu a SIneselktivní představuje průměrnou hodnotu neselektivního T1 váženého 
obrazu.[15] 
Obrázek 19 představuje výstupní data z magnetické rezonance (vážená T1 
selektivní a neselektivní mapa), která sloužila jako vstup do programu na zpracování 
dat. 
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Obr. 19 - výřezy oblastí zájmu z T1 vážených selektivních a neselektivních map 
6.6 Program pro zpracování dat – uživatelské rozhraní 
V této části je popsáno uživatelské rozhraní a běh programu pro zpracování dat z ASL 
měření. 
 Po spuštění programu v Matlabu, je uživatel žádán o vybrání csv souborů T1 
selektivních a neselektivních vážených obrazů. 
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Obr. 20 - Výběr csv souborů pro následující analýzu 
Jakmile jsou cesty k souborům uloženy, otvírá se GUI samotného programu. 
Celkový přehled GUI je uveden na obrázku 21. Výsledná kvantifikace prokrvení byla 
vypočtena dle vzorce (9), hodnota efektivity značení dle vzorce (10). Následující část 
práce představuje přehled jednotlivých komponent GUI programu na analýzu dat ASL 
měření. Některé uspořádání komponent v následujících obrázcích bylo oproti programu 
pozměněno za účelem dosažení lepší přehlednosti textu. 
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Obr 21. - Přehled rozložení jednotlivých komponent GUI pro analýzu ASL měření. 
Obrázek 21 odpovídá situaci po načtení T1 selektivních a neselektivních obrazů 
(Obr. 22). Nad selektivními a neselektivními obrazy je zapsána celá cesta vedoucí 
k souboru, aby bylo přehledné, která data byla načtena. Výsledné hodnoty perfúzní 
mapy - její průměr, medián a efektivita značení jsou hned po spuštění dopočteny a 
zobrazeny v pravém horním panelu “Results - global” (obr. 23). Čtvrtý, v tomto snímku 
bílý, prostor pro obraz slouží k načtení konkrétního úseku z perfúzní mapy (obr. 25). 
 
Obr 22. –Zvětšený výřez z GUI: Načtení perfúzních map a cesty k jejich souboru csv 
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Obr. 23. - Zvětšený výřez z GUI: Výsledná perfúzní mapa a odpovídající hodnoty perfúze 
Vzhledem k tomu, že některé vypočtené hodnoty perfúze pro konkrétní pixel jsou 
záporné a protože funkce použita pro zobrazení funguje tak, že určí nejmenší a největší 
hodnotu ze souboru dat, kterým pak přiřadí hodnoty 0 a 1 ve stupních šedi, není pozadí 
obrazu čistě černé. Do výpočtu průměrné perfúze a dalších parametrů měření však 
pozadí není zahrnuto. 
Program umožňuje pomocí palety nástrojů (Obr.24) zaměřit místo v obraze a 
pomocí tlačítka Cut vybrat oblast zájmu uvnitř perfúzní mapy. Výběr prostoru je 
zprostředkován funkcí ginput a tak musí uživatel nejprve několika kliknutími myši 
označit prostor zájmu a následně potvrdit svou volbu tlačítkem enter na klávesnici. 
Vybraná oblast je zobrazena ve čtvrtém prostoru pro obraz a hodnoty prokrvení této 
oblasti jsou zobrazeny v panelu „Results - local“ na pravé dolní straně GUI (Obr. 25). 
 
Obr. 24 - Zvětšený výřez z GUI:  Nástroje, které lze použít při analýze perfúzní mapy. Z leva do 
prava: Zoom in, Zoom out, posunutí obrazu, zobrazení primárního parametru 
pixelu. 
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Obr. 25 - Zvětšený výřez z GUI: Vlevo - perfúzní mapa po zoomu. Vpravo - část perfúzní mapy 
vybraná pomocí tlačítka Cut a výsledky perfúze dané oblasti. 
Poslední z nástrojů v paletě umožňuje vybrat jeden konkrétní pixel v perfúzní 
mapě. Nástroj zobrazí jeho pozici v obraze a hodnotu primárního parametru. 
 
Obr. 26 - Zvětšený výřez z GUI: Nástroj umožňující vyčtení prokrvení z jednoho konkrétního 
pixelu. 
Hlavní nedostatek programu je způsob načítání dat. Vstup do programu je csv 
soubor a tak je nutné jej vždy před prací s programem vygenerovat pomocí magnetické 
rezonance. Tento fakt děla použití programu nepohodlné a také omezuje jeho možnosti, 
neboť je nutné načítat rovnou data T1 vážené mapy. Po uživatelské stránce by bylo 
vhodné zlepšit výběr oblasti zájmu. V aktuální podobě uživatel několika kliky vybere 
oblast zájmu, která se mu zvětší, a spočítají se její parametry. Bylo by vhodné, 
implementovat možnost pro uživatele oblast zájmu nakreslit tahem myši, který by zůstal 
zvýrazněn v původní perfúzní mapě. Program by byl přehlednější. 
6.7 Výsledky měření a diskuse 
Bylo provedeno celkem 6 ASL FAIR-RARE měření. Peristaltická pumpa byla 
nastavena postupně na 100ml/min, 150ml/min a 200ml/min. V každém nastavení byla 
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provedena měření interleaved a interleaved 2. Výsledné hodnoty průměrné perfúze, 
mediánu perfúze, efektivity značení, hodnoty průměrné perfúze jsou zobrazeny v 
následující tabulce: 
Tabulka 3 - Výsledky měření FAIR-RARE 
Způsob 
akvizice 
Rychlosti 
proudění 
kapaliny 
nastavené 
na 
peristaltické 
pumpě. 
[ml/min] 
Výsledná 
průměrná 
hodnota 
perfúze v 
kapilárách 
fantomu 
[ml/min/100g] 
Relativní 
chybaprů
m. 
perfúze 
[%] 
Medián 
prokrvení 
kapaliny v 
kapilárách 
fantomu 
[ml/min/100g] 
Efektivita 
značení 
[%] 
Interleaved 2 100 66.35 33.6 60.46 2.62 
Interleaved 100 60.75 39.2 54.55 2.34 
Interleaved 2 150 30.19 79.9 18.93 1.51 
Interleaved 150 33.61 77.6 21.90 -0.39 
Interleaved 2 200 17.78 91.1 13.92 0.62 
Interleaved 200 21.92 89.1 17.47 -0.86 
Výsledky vypočtené průměrné perfúze fantomu reprezentované v tabulce 3 jsou 
nižší než jsou odpovídající rychlosti proudění na peristaltické pumpě. Se zvyšující se 
rychlostí pumpy výsledné hodnoty prokrvení fantomu klesají, namísto toho aby 
stoupaly. Relativní chyba postupně roste od 33.6% až do 89.1 %. 
Mezi technikami Interleaved a Interleaved 2 není dle provedeného měření žádný 
zásadní rozdíl. Rozdíl mezi těmito technikami by byl lépe pozorovatelný na živém 
pacientovi, neboť rozdílný způsob jejich akvizice způsobí rozdílnou reakci na pohybové 
artefakty. Vzhledem k tomu, že fantom je připevněn v kádince s vodou a během měření 
se téměř nehýbe a že tekutina jím proudící je homogenní, neměly by se techniky lišit. 
Potenciální zdroj pohybového artefaktu by mohla být vzduchová bublina, ale před 
začátkem experimentu bylo dbáno na to, aby se vzduchové bubliny eliminovaly – jejich 
přítomnost se však vyloučit nedá. 
Metoda FAIR je jedna z nejstarších technik skupiny PASL. Od jejího vzniku byla 
po řadu let optimalizována a doplňována, aby byla schopna perfúzi korektně 
kvantifikovat. Metoda, která byla použita v této práci, však žádnou z optimalizací 
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vyvinutých v posledních letech neaplikuje, protože MRI Bruker BioSpinna ÚPT tyto 
pokročilé techniky neumí. Jeden z hlavních problémů FAIR techniky je špatná 
efektivita značení protonů.[13] Ve výsledcích je efektivita značení největší v prvním 
měření – 2.62 % a následně se stoupající rychlostí peristaltické pumpy klesá. Obvyklá 
hodnota efektivity značení pro PASL měření je 95%.[13] Jeden z možných důvodů, 
proč měření nedopadlo lépe, je právě špatná efektivita značení. V dnešní době byla 
efektivita značení zlepšena například používáním adiabatických hyperbolických sekans 
RF pulsů, které nejsou citlivé na nehomogenity magnetického pole.[13] 
Jiné možné vysvětlení klesající vypočtené perfúze se stoupající rychlostí 
peristaltické pumpy je špatné umístění fantomu v cívce. V teorii je pro FAIR techniku 
uvažováno, že je invertujícím RF pulsem označen celý objekt. V realitě je však značený 
objem objektu omezen fyzickými rozměry cívky, která RF puls vysílá. Pokud nebyla 
dostatečná délka přívodní hadičky v značícím prostoru magnetické rezonance, byl 
označen pouze malý objem vody. S vysokými rychlostmi proudění by pak označený 
objem proplul fantomem ještě před skončením akvizice dat ve všech TI časech. TI časy 
po odtoku označených protonů by tak zaznamenávaly magnetizaci protonů plně 
relaxovaných (neoznačených). Záznam této „falešné relaxace“ významně ovlivní 
rekonstrukci T1 vážených obrazů, protože fitovaná křivka bude mít jiný tvar a tak i 
parametr T1. Výsledná perfúze bude nízká. Se stoupající rychlostí proudění by protony 
odtekly o to rychleji a hodnoty perfúzní mapy by klesaly. Tato situace odpovídá 
výsledkům měření a je jedno možné vysvětlení neúspěchu experimentu. 
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ZÁVĚR 
V této bakalářské práci byl rozebrán základní funkční princip Magnetické Rezonance a 
možnosti zkoumání prokrvení tkáně pomocí technik bezkontrastní magnetické 
rezonance se zaměřením na techniku Arterial Spin Labeling. Během provádění literární 
rešerše proběhlo seznámení s pracovištěm Ústavu přístrojové techniky v Brně, 
experimentální magnetickou rezonancí o síle 9.4 Tesla a na zakázku byl vyroben fantom 
pro bakalářskou práci. 
V praktické části bakalářské práce byla provedena měření o třech různých 
rychlostech toku kapaliny a data měřena dvěma odlišnými pulsními sekvencemi. 
Výstupní data byla zpracována pomocí programu Matlab  a výsledky vyhodnoceny. 
Výsledná měřená perfúze neodpovídá nastavené rychlosti proudění na peristaltické 
pumpě a nestoupá se stoupající rychlostí proudění. Relativní chyba měření se pohybuje 
mezi 33.6% a 89.1%. Pravděpodobné vysvětlení chyby měření je nízká efektivita 
značení protonů a špatné umístění přítokové hadičky v cívce. Tímto bylo splněno 
požadované zadání. 
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SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A ZKRATEK 
MR - magnetická rezonance 
ASL - arterial spin labeling 
FAIR - Flow-sensitive Alternating Inversion Recovery 
RF - radiofrekvenční puls 
DFT - diskrétní Fourierova transformace 
FID - free induction decay 
TR - time repeat (repetiční čas) 
TE - time echo (čas echa) 
TI  - time inversion (inverzní čas) 
GE - gradient echo 
GRE - Gradient Recalled Echo 
IVIM - Intravoxel incoherent motion 
BOLD - Blood Oxygen Level-Dependentimaging 
CASL - kontinuální ASL 
PASL - pulsní ASL 
pCASL - pseudokontinuální ASL 
MT - magneticky transferový efekt 
SPDI - Simultaneous Proximal and Distal RF 
DAI -Double Adiabatic Inversion (dvojitá adiabatická inverze) 
EPISTAR- Echo Planar MRI and Signal Targeting with Altertating Radio   
     frequency 
UNFAIR -un-inverted flow-sensitive alternating inversion recovery 
RARE - Rapid Acquisitio with Relaxation Enhancement 
FAIRER -FAIR with an extra radiofrequency pulse 
UPT - Ústav přístrojové techniky 
M  - magnetizace 
λ  - koeficient tkáňo-krevního poměru 
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α  - efektivita značení 
c(τ) - přítoková funkce 
r(t-τ) - odtoková funkce 
m(t-τ) - časová závislost podélné relaxace 
GUI - graphical user interface 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
